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ABSTRACT 
 
Rui Peng 
Design and Characterization of a Multi‐beam Micro‐CT Scanner Based on Carbon 
Nanotube Field Emission Technology 
(Under the direction of Professor Otto Zhou) 
 
In this dissertation, I will present the results for my Ph.D. research for the past 
five years.  My project mainly focuses on advanced imaging applications with a multi‐ 
beam x‐ray source array based on carbon nanotube field emission technology.  In the 
past few years, research in carbon nanotubes gradually changed from the raw material 
science to its application.  Field emission x‐ray application is one of the hottest research 
areas for carbon nanotube.  Compared to traditional thermionic x‐ray sources, the 
carbon nanotube field emission x‐ray source has some natural advantages over 
traditional thermionic x‐ray sources such as instantaneous x‐ray generation, 
programmability and miniaturization.  
For the past few years, the research and development of carbon nanotube field 
emission x‐ray has shifted from single x‐ray beam applications to spatially distributed 
multi‐beam x‐ray sources.  Previously in Zhou group, we have already built a gated 
micro‐CT system with single beam micro‐focus x‐ray tube for higher spatial and 
temporal resolution as required in live animal imaging and a multi‐beam tomosynthesis 
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system targeting for faster and more stable breast imaging.  Now my project mainly 
focused on the design, characterization and optimization of a multi‐beam micro‐CT 
imaging system.  With the increase of gantry rotation speed approaching the mechanical 
limit, it is getting more and more difficult to further speed up the CT scanning.  My new 
system promises a potential solution for the problem, and it serves as a great test 
platform for truly stationary micro‐CT geometry.  The potential capabilities it showed 
during the characterization and imaging measurements was promising. 
The dissertation is composed of five chapters. In Chapter 1, I will generally 
review the physics principles of x‐ray generation and interaction with matter.  Then the 
discovery of carbon nanotube and its great potential to serve as an excellent field 
emission electron source will be introduced in the second chapter, also the synthesis 
and technique of carbon nanotube field emission x‐ray source fabrication demonstrated.  
Chapter 3 will be mainly describing the design of the multi‐beam micro‐CT system. 
Afterwards characterization, optimization and results from imaging measurements will 
be discussed in Chapter 4.  Finally the conclusion and future work of this field will be 
given in Chapter 5.  
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Chapter	1 Introduction	and	Background	
 
1‐1 Historical	review	of	X‐ray	radiation	
 
During the past century after its discovery, x‐ray related technology has emerged 
from planar radiography to three‐dimensional computed tomography and radiation 
therapy.  It all started in 1895, when x‐rays were first discovered by Prof. Wilhelm 
Conrad Röntgen, a physicist at Julius Maximilian University of Würzburg in Germany) [1, 
2].  During the experiment with a cathode ray tube, he noticed that a screen across the 
room fluoresced despite the fact that the tube was covered in a black cardboard box 
and the screen was simply too far away for the cathode ray to hit.  He then realized that 
he might discover an invisible “light”, and named it “x‐ray” afterwards.  
The discovery of x‐rays earned him the Nobel Prize in Physics in 1901, which was 
the very first Nobel Prize in history.   Although having a great discovery, Röntgen did not 
patent it so that the newly discovered x‐rays could be used freely for anyone in various 
areas.  Without many barriers, scientists from different areas started to work on the 
possible applications with this new x‐ray technology.  Only two months after Röntgen’s 
discovery, Drs. Ratcliffe and Hall‐Edwards used x‐ray in medical examination for the first 
time. 
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X‐rays are generated in two different ways: either by electrons switching energy 
levels within an atom or by interaction encountered by free electrons [2, 9‐12].  
Electrons move around the nucleus of atom within shells at various energy levels. When 
an electron occupies an energy shell greater than its ground state, namely the state of 
lowest energy level, it is in an excited state.  Given extra energy, such as absorbing a 
photon or colliding with a nearby particle, an electron could become excited.  However, 
it could not stay in an excited state for very long, and will return to the ground state.  
When it does so, a photon is emitted which has the same energy as the difference in 
energy level between the excited and ground state.  Since the energy and wavelength of 
the photon are related, we see this photon at a specific wavelength in the spectrum. 
Because there are many energy shells in any particular atom, there are many different 
possible energies with different initial and final values. When an atom is in an excited 
state, the electron can drop all the way to the ground state, or stop in an intermediate 
level, generating photons in different wavelength.  Of the common elements in the 
universe, Fe and O usually are the two most prominent sources of X‐ray lines as well as 
other rare proton‐rich elements and radioactive isotopes. 
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Compared to Bremsstrahlung, the characteristic radiation only comprises a 
minor part of x‐ray radiation.  Characteristic radiation only occurs when a high‐speed 
electron with energy higher than the binding energy of the target atom collides with one 
of the inner shell electrons and knocks out this inner electron, leaving a vacancy at this 
energy level.  Then an electron in a higher energy state (outer shell) would move down 
to fill this vacancy, emitting an x‐ray photon.  These emitted x‐ray photons have 
energies that are equal to the difference between the binding energies of the filled in 
electron and the electron that was knocked out.  Since the binding energies of different 
shells are mainly determined by elements’ fundamental properties such as the atomic 
structures, and could be calculated by modern quantum mechanics, this type of 
radiation is called characteristic radiation. Figure 1‐7a depicts the detailed process of 
characteristic x‐ray generation while Figure 1‐7b shows a typical x‐ray spectrum from 
tungsten target where the bremsstrahlung radiation base and the characteristic 
radiation sharp peaks.  The ratio between characteristic x‐rays and Bremsstrahlung x‐
rays would increase with the incident electron energies above the threshold energy for 
characteristic x‐ray production.  For instance, at 80kVp, characteristic x‐ray production 
only comprises about 5% of the total x‐ray output in a tungsten anode tube, whereas it 
increases to 10% at 100kVp[13]. 
10 
 
 
Figure 1‐7 a. Generation of a characteristic x‐ray in a target atom occurs as following (1) the 
incident electron interacts with the K‐shell electron (2) the K‐shell electron is removed (only if 
the energy of the incident electron is greater than the binding energy), leaving a vacancy in 
the K shell. (3) an electron from the adjacent L shell (or other higher energy level shells) fills 
the vacancy. (4) a Kα characteristic x‐ray photon is emitted with an energy equal to the 
difference between the biding energies of the two shells. b. The filtered spectrum of 
bremsstrahlung and characteristic radiation from a tungsten target with 90kVp depicts specific 
characteristic radiation energies from Kα and Kβ transitions. (reproduced from [13]) 
 
1‐3 Interaction	between	x‐ray	and	matter	
 
When traversing matter, photons will penetrate, scatter or be absorbed. 
Interactions between x‐ray photons and matter occur in different forms, depending on 
the incident energy of incoming radiation and physical properties of the matter.  In 
diagnostic radiology and nuclear medicine, three types of interaction mainly play 
important roles: Coherent scattering, Compton scattering and photoelectric absorption.   
The remaining types of interactions such as pair production and photodisintegration 
only occur with high energy photons in the order of MeV level which is beyond the 
diagnostic range.   
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Detection of scattered photon is less desirable and essentially problematic for 
image quality, however this type of interaction generally has low occurrence probability 
in diagnostic range.   Coherent scattering accounts for less than 5% of x‐ray interactions 
with matter above 70keV and about 12% at most at 30keV. 
1‐3‐2 Compton	Scattering		
 
Compton scattering occurs when only a portion of the incident photon’s energy 
is absorbed and a photon is ejected with reduced energy.  This interaction is most likely 
to occur between photons and outer shell electrons as depicted in Figure 1‐9.   The 
electron is ejected from the atom, and the photon is scattered with some reduction in 
energy.  Compton scattering has ionization effect of the target atom and a division of 
the incident photon energy between the scattered photon and ejection electron. The 
increase of x‐ray photons’ wavelength when colliding with loosely bound electrons in 
matter was discovered by A.H. Compton in 1923, thus such interaction was named 
Compton scattering. [2] 
With the increase of incident photon energy, both scattered photons and 
electrons are scattered more toward the forward direction.   In x‐ray transmission 
imaging, these photons are much more likely to be detected by the image receptor 
therefore worsening the image contrast.  Moreover the ratio of scattered photons 
decreases with the increasing of incident photon energy at given scattering angle, thus 
with lower energy incident photons, for example x‐rays used in diagnostic imaging (18 
to 150 keV), most of the energy is then transferred to the scattering.   
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Figure 1‐10 illustrated the detail process of photoelectric effect in which all of 
the incident photon energy is transferred to an electron ejected from the atom.   In this 
case, the energy of the incident photon interacting with the electron must exceed the 
value of its binding energy Eb.  A portion of the energy is lost during the process of 
overcoming the binding energy of the electron to its atom, while the rest becomes the 
kinetic energy of the outcome photoelectron.  
  in b ehf E KE    Equation 1‐1 
 
Figure 1‐10 The photoelectric effect.  Left diagram shows the photoelectric absorption 
between a 100 keV photon and an iodine atom.  The K shell electron is ejected with a kinetic 
energy equal to the difference between incident photon energy and K shell binding energy. 
And the vacancy in the K‐shell results in the transition of L‐shell electron to K‐shell, emitting Kα 
characteristic x‐ray with energy equal to the difference in binding energies.  Furthermore the 
electron cascade will continue to emit other characteristic x‐rays in lower energy.  The sum of 
all these characteristic x‐ray energies equal to the binding energy of the ejected 
photoelectron. (reproduced from [13]) 
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The probability of photoelectric interaction per unit mass is approximately 
proportional to Z3/E3, where Z is the atomic number and E is the energy of the incident 
photon [14].  Therefore in diagnostic imaging, most interactions between x‐ray photons 
and bones as well as the image receptor are photoelectric effect, while the interaction 
with soft tissue is mostly Compton scattering.  
Unlike Compton interaction, the event of photoelectric effect has some benefits 
for transmission type of x‐ray imaging since there would be no additional non‐primary 
photons to degrade the image quality. 
 
1‐4 Attenuation	of	x‐ray	
 
The loss of photons during x‐ray beam passing through matter is called 
attenuation as illustrated in Figure 1‐11.  As discussed previously, attenuation is caused 
by both absorption and scattering interactions between incident photons and matter.  
At low incident photon energy, normally less than 26 keV, photoelectric absorption 
dominates the attenuation process; while Compton scattering generally is dominant in 
attenuation with higher energy incident photons interacting with high Z (atomic number) 
material. 
For a monochromatic x‐ray beam, the removal of the radiation per unit thickness 
of material is called the linear attenuation coefficient (µ).  Then the number of photons 
lost Δn during traversing thickness Δx could be expressed as: 
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  n n x        Equation 1‐2 
After integration, the expression becomes: 
  0 xI I e    Equation 1‐3 
in which I is x‐ray photon number n transmitted through the material, and I0 is the 
number of incident photons.   The linear attenuation coefficient  is generally a function 
of photon energy, atomic number, material and electron density.[15] 
In diagnostic imaging range, photoelectric effect and Compton scattering are the 
two major contributing interactions.  Thus the linear attenuation coefficient could be 
expressed as the linear sum of two fractions resulted from these two different 
interactions: 
  s a compton photoelectric          Equation 1‐4 
Both  compton  and  ricphotoelect are related to the material density and photon 
energy: 
  3 3photoelectric Z E       Equation 1‐5 
  1Compton e E        Equation 1‐6 
where ρ is the density, Z is the atomic number, E is the photon energy and ρe is the 
electron density of the material. 
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The model used above is for a material with a single element. Sometimes it is 
useful to know the mass absorption coefficient of a substance containing more than one 
element. In that case, the mass absorption coefficient is simply the weighted average of 
the mass absorption coefficients of its constituent elements. If we assume w1, w2, etc. 
are the mass fractions of elements 1, 2, etc., in the substance and (µ/ρ)1, (µ/ρ)2, etc., 
their mass absorption coefficients, then the mass absorption coefficient of the 
substance is given by [10] 
 
1
n
i
i i
w  
       Equation 1‐7 
 
It is important to remember that all the above derivations are based on the 
assumption of a monochromatic incident x‐ray beam where in real applications, 
polychromatic x‐ray are generally used where x‐ray photons with different energies co‐
exist in the x‐ray beam.  The attenuation coefficient depends on the incident photon 
energy, and decreases as the energy increases.  As a result, when a heterogeneous x‐ray 
beam passes through material, low energy photons are preferentially absorbed leaving 
the transmitted x‐ray with more high energy photons. This is so‐called “beam hardening” 
effect as illustrated in Figure 1‐12.   Low energy (soft) x‐ray will not penetrate most 
tissue in the body; therefore their removal will actually reduce the patient dose while 
keeping the diagnostic quality. 
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thermionic emission.   Electrons then get accelerated through the vacuum within x‐ray 
tube by the high electric potential applied between anode and cathode and eventually 
bombard the anode material. 
The anode is a metal target electrode normally with high positive potential with 
respect to the cathode.  Electrons striking the anode deposit most of their kinetic energy 
as heat, with a small fraction emitted as x‐rays. For the strength of the electromagnetic 
interaction between an incoming electron and the nucleus is proportional to the charge 
of the nucleus, the efficiency should be proportional to the atomic number Z of the 
anode material[14]. The empirical result is expressed as: 
  610efficiency Z kVp    Equation 1‐8 
This relation can also be calculated by quantum mechanics. This is one important 
reason why most commercial x‐ray tubes use tungsten or other high Z value materials as 
anodes. The large amount of heat is one of the challenges in designing high power x‐ray 
tubes. 
As we see in Figure 1‐16, an x‐ray beam's intensity is not uniform throughout its 
entirety. As x‐ray radiation is emitted from the target area in a conical shape 
isotropically, photons directed toward the anode side of the field would transit a greater 
thickness of the anode thus experience more attenuation than those directed toward 
the cathode side of the field.  Measurements have determined that the intensity in the 
direction of the anode is lower than the intensity in the direction of the cathode.   
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absorb most of the x‐ray photons; while large tilt angle gives bigger effective focal spot 
size. 
1‐5‐2 Synchrotron	X‐ray	Source	
 
With the development of high energy physics, a new type of x‐ray source, 
synchrotron x‐ray, became available. The invention of synchrotron x‐ray sources 
represent an immense leap in performance over conventional x‐ray sources [17]. As 
discussed early in this chapter, when charged particles experiences deceleration or 
acceleration (either moving in a circle or straight line), x‐ray radiation is generated. As 
illustrated in Figure 1‐16, if the speed of charged particles is close to the speed of light, 
the emitted radiation is confined in a small angle[18]. 
Compared to a traditional x‐ray source, a synchrotron x‐ray source has many 
advantages[17, 19]: 
 Super high flux: about hundreds of thousands times higher than conventional x‐
ray tubes. High spatial resolution: can be as small as sub‐micron meter or even 
nano meter compared with tens and hundreds of micron meter resolution with 
conventional x‐ray source. 
 Pulsed x‐ray radiation:  Essentially desirable patterns of x‐ray waveform could 
be generated. 
 Wide energy range of generated radiation: the radiation covers a wide range of 
energy. 
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of synchrotron x‐ray is much more restricted than other counterparts, despite all the 
great properties synchrotron x‐ray beam have. 
 
1‐6 X‐ray	Source	Based	on	CNT	
 
X‐ray technology has evolved during the past century, with better engineering 
and much more dedicated electronics. However the way to generate x‐ray has not 
changed much, electrons from a heated filament striking a high voltage target.  Such 
type of electron generation is called thermionic emission.  Conventional x‐ray sources 
with thermionic electron source have been widely used in different applications.  
However, it has some natural disadvantages that need alternative solution, such as heat 
generation, large device size and slow response time.  An electric driven field emission 
mechanism has been investigated as x‐ray source for quite some time. Field emission is 
a “cold cathode” technology with much less heat generation, but pioneers had 
difficulties in fabricating and maintaining field emitter material until the emerging of 
CNT field emission material.  X‐ray source based on CNT field emission has been done in 
our group.  The novel x‐ray source has sub‐micro‐second temporal resolution and can 
provide excellent flexibility in scaling. Several imaging systems using it have been built. 
In the next several chapters, I will introduce my research on the x‐ray source based on 
CNT and the imaging systems. 
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Chapter	2 Carbon	Nanotube	Field	Emission	and	
its	application	
 
Innovation of new materials with novel properties provides the driving force for 
technology development.  The development of material science has extended our 
viewpoint from macroscopic to small nanometer scale dimensions.  Material in nm scale 
dimension inherit some of the most remarkable and unique physical and chemical 
characteristics.  Among all those investigations for nanomaterials, carbon nanotube 
(CNT) related research has been booming for the past two decades.   
Carbon, as the most versatile element in the periodic table, is one of the 
elements people have been using and studying for a long time.  Interestingly, the 
investigation of carbon nanotubes only started about 20 years ago when it was first 
discovered by Ijima.  
For its ideal 1‐D nanostructure, the carbon nanotube provides a perfect physical 
model to investigate the fundamental science at the nanometer scale.  Researchers 
from various areas have been dedicated into understanding its unique physical and 
chemical properties and using it in different applications.  This field is progressing at 
staggering rates with thousands of publications appearing in literature every year. Focus 
of this chapter here would be the development and characterization of CNT field 
emission cathodes, which play a critical role in CNT‐based field emission x‐ray source.  
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2‐1 Fundamentals	of	Carbon	Nanotube	(CNT)	
 
2‐1‐1 History	of	the	discovery	of	carbon	nanotube	
 
Tubular carbon nanostructures were first observed as early as 1952 by Soviet 
scientists Radushkevich and Lukyanovich[1].  A paper by Oberlin, Endo and Koyama in 
1976[2] clearly showed carbon fibers with nm‐scale diameter using a vapor‐growth 
technique.  In 1979, John Abrahamson presented evidence of carbon nanotube at the 
14th Biennial Conference of Carbon, describing carbon nanotube as carbon fibers formed 
on carbon anodes during arc discharge[3]. Furthermore, in 1981 another group of Soviet 
scientists published some results of chemical and structural characterization of carbon 
nanoparticles produced by a thermocatalytical disproportionation of carbon monoxide, 
suggesting that carbon multi‐layer tubular crystals were formed by rolling graphene 
layers into cylinders[4]. In 1985, as illustrated in Figure 2‐1a, fullerenes were discovered 
by Rick Smalley and coworkers at Rice University[5], and then in 1990 Smalley proposed 
the existence of a tubular fullerene[6].  However, it was not until almost 40 years after 
the discovery of first carbon tublar nanostructure, when Sumio Iijima reported of the 
accidental observation of carbon nanotubes in the journal of Nature in 1991[7] that 
created a world‐wide interest and excitement, resulting in the development of 
nanotube field at present.  Figure 2‐1b shows the very first TEM images of multiwall 
nanotube discovered by Iijima. Although carbon nanotubes were observed four decades 
ago, it was not until the discovery of C60 and theoretical studies of possible other 
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The   1a  and  2a  compose the chiral vector along with a pair of index (n,m) which 
denotes the number of unit vectors  1a  and  2a respectively . 
From Figure 2‐2, we noticed that the chiral angle θ is defined by the chiral vector 
and the  1a direction (also known as zigzag direction). The chiral angle is also determined 
by the indexes n and m: 
  1tan 3 / ( 2 )m m n        Equation 2‐2 
The chiral angle is used to categorized carbon nanotubes into three different 
classes differentiated by their electronic properties: the zigzag and armchair nanotubes 
correspond to θ=0˚ and θ=30˚, respectively, where n=m. All other nanotubes (0˚<θ<30˚) 
are called chiral tubes.  
The nanotube diameter can be given in terms of the indices (n, m): 
  2 2 1/2/ 3 ( ) /t h c cd C a m mn n       Equation 2‐3 
where ac‐c is the C‐C bond length (1.421Å for graphite sheet).  It’s obvious that a 
nanotube can be specified by either the (n, m) indices or dt and θ equivalently.  
2‐1‐3 Properties	of	CNT	
 
With knowledge of the structure of carbon nanotube, it’s easier to understand 
the unique physical and chemical properties that CNT exhibits.   
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As CNT can grow from their base or tip continually, with sufficient carbon source 
and energy they can essentially be fabricated over great length while maintaining the 
nm‐scale tubular structure.  Therefore CNT has natural sharp‐tip geometry, with aspect 
ratio of 100:1 or greater.   
It has been proved that CNT could be either metal or semiconductors with 
different energy gaps, depending sensitively on the diameter and helicity of the tubes 
[9‐12].  As discussed previously in the structure of CNT, the chiral angle or indices (n,m) 
is used to separate CNTs into three classes differentiated by their electronic properties: 
armchair, zigzag and chiral.  Armchair CNTs are metallic; while zigzag and chiral 
nanotubes can be semiconductors with n‐m=3j, where j is a nonzero integer, are very 
tiny‐gap semiconductors; and all others (n‐m=3j±1) are large‐gap semiconductors. 
MWNTs may have different electronic properties from shell to shell.  This unique 
property of CNT has triggered great interest in the use of CNT in microelectronics 
applications.  Multiple investigations have been done to measure the electrical 
conductivity of CNTs, suggesting some of the isolated MWNTs exhibit current densities 
over 106 A/cm2.[8, 13] 
Carbon nanotubes also have exceptional mechanical properties due to the fact 
that C‐C bond is one of the strongest bonds in nature.  Because of their flexibility, CNTs 
can be bent repeatedly up to 90° without breaking or damaging.  It has been 
demonstrated that carbon nanotubes can have large Young’s modulus up to 1.8 TPa [14] 
[15, 16], compared to the 0.2 TPa modules for both Kevlar and stainless steel.  The high 
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aspect ratio, exceptional mechanical properties, tensile strength and low density of 
CNTs make it a promising new material for strengthening of fibers in extremely strong 
composite materials. 
In addition to above mentioned properties, CNTs also showed extremely good 
thermal conductivity of as high as 3000V/(m K) [17]compared to the range of around 
300‐400 W/(m K) of metals such as gold and copper, known to be good thermal 
conductors. At temperatures above 1000˚C and below room temperature, the linear 
dependence of specific heat and thermal conductivity has been reported[18]. 
 
2‐2 Applications	of	CNTs	in	field	emission	
 
With  extraordinary mechanical properties, unique electrical properties along 
with chemical and thermal stability make CNTs suitable for many applications[19]. Some 
of the applications are shown in Figure 2‐3.  
The ability of CNT‐equipped AFM and SPM tips to detect sub‐nanometer feature 
and deep trenches is enabled by the small tip diameter, large aspect ratio, and large 
tensile strength.  Also the strong mechanical properties of CNT make it a great 
reinforcement material in high‐performance composite and fabrics.  Its hollow tubular 
structure has drawn great interest in using it as drug delivery carrier material in the 
nano‐medicine area.   
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In our research group, we mainly focus on one of the most fascinating 
applications with CNT, field emission devices, which would be elaborated later in this 
chapter. The large aspect ratio and unique electrical properties make CNTs the ideal 
field emitters. Potential applications include vacuum microelectronics, microwave 
amplifiers, field emission displays, and x‐ray tubes. 
2‐2‐1 Thermionic	emission	
 
Electrons can be emitted from metallic and semiconducting materials.  At very 
low temperature, most of the electrons reside at energy level lower than the Fermi 
energy, Ef.  Electrons are bounded inside the material because of the surface energy 
barrier, also known as the work function , and could only escape to an unbound state 
referred to as the vacuum level showed in Figure 2‐4.   There are two main processes 
[21] for bound electrons to gain extra energy and escape to the vacuum level, either by 
increasing the temperature to provide extra thermal energy for the electrons to 
overcome the energy barrier, in this case, we call it thermionic emission;  or supplying a 
strong enough external electric field so that electrons could tunnel through the energy 
barrier and form field emission.   It is also possible for electrons to escape from material 
and overcome the surface energy barrier given sufficient temperature and external field. 
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cathode‐ray tubes and other electronic apparatus. However, the same emission 
principle brings in some natural disadvantages especially when trying to use thermionic 
emission for extensive time.  Over the time the cathode material might degrade due to 
oxidation or heat induced problems, generally thermionic electron sources require ultra‐
high vacuum operating environment and high‐performance cooling apparatus,   
therefore difficult to make a compact device out of a thermionic source.  Another 
problem associated with thermionic emission is the limit of switching speed due to the 
requirement of high temperature.  Therefore, without additional electronic devices, 
thermionic electron source generally has slower response time.  
Field emission, on the other hand, nicely fills some of the gaps in the applications 
that thermionic emission leaves and becomes an alternative electron generation 
mechanism. 
2‐2‐2 Field	emission	
 
Field emission holds different mechanism than thermionic emission.  As 
illustrated in Figure 2‐4, with the presence of an external electric field, the surface 
energy barrier is reduced so that at a relatively short distance from the material surface 
the energy level in the vacuum is equal to the Fermi Level, with the energy level keeping 
decreasing as the distance from the surface increases.   The amount of reduction can be 
expressed as: 
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1 2
04
eE 
     
  Equation 2‐5 
where  e  is the fundamental charge, E is the electric field strength and  0  is the 
permittivity of vacuum.  Meanwhile, the width of energy barrier becomes finite 
therefore the electrons would be able to tunnel through. 
The theoretic model built by Fowler and Nordheim[23‐25] successfully gave a 
description of the electron emission with respect to the external field as: 
   
   
313 2 22
2
8 2
exp
8 3
me EJ v y
h t y heE
 
 
     
  Equation 2‐6 
where J is the emission current density  y ,  h  is the Planck's constant, m  is the 
electron mass, and   yt  and   yv  are the Nordheim elliptic functions; to the first 
approximation    1.12 yt  and    295.0 yyv  . Substituting these approximations in 
Equation 2‐6, together with Equation 2‐5 for y and values for the fundamental constants, 
it could be essentially rewritten as: 
 
32 7 2
6
1
2
10.4 6.44 101.42 10 exp expEJ
E

 
               
  Equation 2‐7 
where  J  is in units of A/cm2,  E  is in units of V/cm1 and   in units of eV. 
It has been reported that to achieve current densities of 102‐103 A/cm2, electric 
fields of 3‐6×107 V/cm are needed[26] from flat surfaces, which is not practical in 
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experimental conditions.  Therefore generally field emission only becomes feasible 
when there are protrusions with high curvature on the surface, and the local electric 
field on the tip in enhanced by several orders of magnitude.  The local electric field F 
could be expressed as  
  /F V d   Equation 2‐8 
Where V is the electric potential applied to generate the electric field over a 
distance of d, and β is called the field enhancement factor, which can be as high as 
1200[27], and in some cases over 10,000[28]. It can be easily proved that the sharper 
the tip, the larger the field enhancement factor, and the lower applied voltage required. 
Combining the above equations, for a sharp tip emitter with emission area A, we 
can get total emission current: 
  2 3/2exp( / )I JA aV b V     Equation 2‐9 
where the constants 6 2 1/2 21.42 10 exp(10.4 / ) /a A d    ,   /1044.6 2/37 db   
This is one of the most important equations in electron emission theory and has 
found many and varied applications.  The plot  )/ln( 2VI  versus  V/1  is a straight line 
and this curve is called Fowler‐Nordheim (FN) plot.  From this equation, we can clearly 
see that the emission current increase exponentially with the applied voltage.  Also, 
given certain applied voltage, emitters with higher field enhancement factor β will have 
substantially better performance.  
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2‐2‐3 Carbon	nanotube	in	field	emission	
 
Before carbon nanotube plays an important role in field emission, early pioneers 
have made much effort to fabricate field emitters feasible for various applications, such 
as Spindt‐tip emitters [25]for field emission display (FED) [23, 25] and metal tip based x‐
ray tubes[29, 30] et al.  However, those earlier attempts suffered two major drawbacks: 
low stability and short life‐time.  From the field emission theory, we know that work 
function and external field strength would determine the emission current.  Work 
function is generally associated with the material’s atomic structure and chemical 
properties, researchers have tried different materials, mostly metal and semiconductors 
for field emitters.  
Spindt and colleagues attempted to evaporate metal (Molybdenum) into small 
apertures[25] to achieve high field enhancement rate, while others tried to etch silicon 
into sharp tips[21] .  Figure 2‐5 demonstrates the microfabrication procedure of a Spindt 
type metal tip field emitter along with the SEM image of the cross‐section. 
In spite of the some reasonable field emission results from those emitters,  their 
sharp tip geometry as well as the work function were too vulnerable to heating, 
chemical reaction, material evaporation and ion bombardment[31].  As depicted in 
Figure 2‐6, it’s clear that the sharp tip of this essentially pyramid shape of Spindt‐tip 
could easily be altered when arcing happened, which greatly reduced the field 
enhancement factor hence the field emission performance.  
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speed as well as accurate timing control.  A good example is x‐ray generation, especially 
in the medical area where x‐ray exposure to the patients’ needs to be cautiously 
controlled.  In x‐ray medical imaging area, such as computed tomography, where x‐rays 
needs to be fired at high speed and a certain pattern, CNT field emission source would 
definitely be desirable.   
 
2‐3 Fabrication	of	CNT	field	emission	cathode	
 
In order to fully utilize the excellent field emission properties of CNTs in various 
applications, it’s necessary to find a way to integrate CNTs into devices and systems.  
Depending on different purposes, CNTs generally could be used as point electron source 
or area electron source.   Point electron source normally contain only one or a few CNTs 
and could be used as electron gun in electron microscope; whereas area electron source 
on which a film with CNTs is deposited in a certain area.  For applications requires higher 
emission current, such as x‐ray tube and field emission display, area source is preferred.  
The concentration of my Ph.D. study is the application of CNT field emission source in 
medical imaging. In the following part the fabrication and application of the CNT area 
electron source will be discussed in more details.   
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2‐3‐1 Electrophoresis	Deposition	(EPD)	of	CNT	electron	source	
 
There have been numerous methods of fabricating CNT area electron source 
such as spray deposition[34], self‐assembly, [35, 36]screen printing[37] et al.  In our 
group, the most commonly used technique is Electrophoresis Deposition (EPD) [38]for 
CNT area cathode fabrication.  EPD is a high throughput and automated industrial 
process that has been widely used for coating particles [39].  This method is a liquid 
phase process utilizing the molecular polarizability of small particles in an electric field 
enabling efficient deposition of homogeneous CNT coatings on conducting substrates 
with fine control of the film thickness and morphology.  As depicted in a metal surface 
and the substrate for CNT deposition is connected the opposite electrodes respectively.  
Both electrodes are immersed in the alcohol or water based CNT suspension with salt or 
other ion source additives as “charger”. With a DC electric filed applied between the 
two electrodes, the “charger” particles facilitate CNTs selectively attached to the 
exposed area pre‐defined to form a homogenous layer of coating.  Salt and electrical 
polarity could be chosen to define the direction of CNT deposition, for example, if MgCl2 
is used as “charger”, then the CNTs would migrate to the negative electrode, whereas 
NaOH would facilitate the CNTs to move towards positive electrode.  Normally, a layer 
of glass was pre‐deposited before the CNT layer to help the adhesion between CNTs and 
the target substrate. 
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after sonication. As depicted in Figure 2‐7, a metal surface and the target substrate are 
connected to the positive and negative electrode of the power supply respectively, 
while being immersed in the suspension.  Only a pre‐defined area on the target 
substrate is exposed and in contact with the suspension, therefore the pattern and 
shape of CNT film could be easily controlled.   With the help of the DC electric field 
between two electrodes, the Mg2+ chargers which have been bundled with the particles 
(glass or CNTs) in the suspension already would carry the particles to move towards the 
deposition sites.  After electrophoresis deposition, the cathodes are further annealed at 
around 500°C in 10‐6 Torr vacuum for an hour.  The annealing temperature is close to 
the transaction temperature of glass particles used so that the glass grits would melt 
and form a firm bondage between the CNT roots and the substrate.  After annealing the 
CNTs on the topmost surface become vertically with one ends firmly embedded in the 
composite matrix formed by the glass, the other ends protruding out as depicted in 
Figure 2‐8(b).  An activation process is also implemented before testing the CNT samples.  
A specialty tape is used to mechanically remove loose ends of the CNTs on the surface, 
as well as “lift up” the CNTs left on the surface with stronger bonding.  Therefore most 
of the CNTs on the film will be protruding up, which is a preferred morphology for field 
emission applications, as shown in Figure 2‐8(c).   
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about 5‐10 µm over around 2000 µm distance due to the electric field being 
concentrated and enhanced around the edge of the exposed deposition sites.[41] 
As described above, the EPD method provides much flexibility of field emission 
cathode design by controllable deposition area and patterns, along with approximate 
control of the film density and thickness.  
The size, shape the packing pattern of CNT films can be controlled by only 
exposing the desirable area to the EPD suspension while blocking the rest. Our earlier 
attempts of cathode generation used shadow masks and polished cylindrical metal 
substrates shown in Figure 2‐9(a).  A Teflon cap with pre‐defined size of opening was 
used to cover the substrate by mechanically tight contact with the deposition substrate, 
in this case a polished metal surface.  However, this method works only reasonably for 
relatively larger sized cathodes (down to 1mm in diameter).  Over the time, it would 
distort the post‐deposited shape over the time due to the loose sealing of the substrate, 
thus the EPD suspension could leak into the blocked area, creating irregular shape 
around the edge. 
For applications requiring smaller cathode size and more accurate film shape 
control, such as micro‐focus x‐ray generation for medical imaging, the shadow mask 
method becomes less desirable.   Therefore, an alternative method was used in which 
microfabrication techniques such as photolithography were integrated.  
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fact that overall uniformity in field emission is decent, we can still notice the variance in 
field emission performance from different cathodes.  To generate the same 100 µA 
current, variation of voltage among these three cathodes is about 5%.  When applying 
the same 1490 v voltage, the current variation is 11%.  With the maturing of our 
cathode fabrication technique, cathodes with much better performance and uniformity 
have been achieved.  
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Chapter	3 Design	of	multi‐beam	micro‐CT	
scanner	
 
For years researchers and scientists have dedicated to finding alternative ways 
for x‐ray generation in order to overcome some of the disadvantages from thermionic 
sources such as high operating temperature, slow response time et al.  Field emission as 
a “cold cathode” technology, nicely fall into people’s sight.  The concepts of field 
emission x‐ray sources were suggested in the mid‐1950s. Unfortunately, all of the early 
experimental systems suffered from either high extraction field or low emission current 
due primarily to the limitations of the electron field emitters [1, 2].  CNT has been 
widely considered as one of most prospective electron emission materials because of 
their large aspect ratio, low threshold electric field and capability of providing large and 
stable field emission current[3]. Interests around using CNT for x‐ray source started to 
arise [4, 5].  The CNT source is most appreciated in applications that require high 
switching speed and accurate x‐ray exposure control. More recently investigations on 
using CNT field emission x‐ray sources for high resolution medical imaging purposes[6, 
7], and CNT based electron beam radiation sources for radiobiological studies[8] have 
drawn some public attention.  
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3‐1 	Overview	of	computed	tomography	(CT)	and	Micro‐CT	
 
Computed tomography (CT) is one of the most important breakthroughs in the 
entire field of radiology [9, 10].  It enables the acquisition of 3D internal structural and 
anatomic information within object in a completely non‐invasive way. Nowadays CT has 
become an important probing and diagnostic tool for investigations in biological, 
medical, material, and industrial applications [11‐20].   
Computed tomography (CT) first became feasible with the development of 
modern computer science and technology back in the 1960s, however some of the ideas 
and concepts it is built upon could be traced back at the beginning of 20th century.  In 
1917, the Bohemian mathematician J. H. Radon proved the feasibility of “reconstructing” 
material distribution or property in an object layer with knowledge of the integral values 
among any number of lines passing through that layer[21].  The first experiments on 
medical application of this type of reconstruction, however was done by a South African 
physicist A. M. Cormack without the knowledge of those previous studies between 1957 
and 1963.  In 1972, English engineer G.N. Hounsfield successfully surprised the entire 
medical world by developing the first CT scanner, again, without the knowledge of the 
earlier findings mentioned above[9].  And he received the Nobel Prize in medicine in 
1979 along with Cormack for this breakthrough.  In 1974, Siemens became the first 
traditional manufacturer of radiological equipment to market a head CT scanner.  And 
soon after that, in the late 70s, 18 companies started to offer CT equipment.  At present 
CT is one of the most important methods of radiological diagnosis. Based on recent 
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statistics, by 2002 there were approximately 5000 CT units are installed in U.S. hospitals, 
at a cost of up to a million dollars per unit [11] 
Computed tomography systems have been through several major generations 
for the past four decades.  Parallel beam geometry was the basic design concept for the 
first generation CT scanners including the very first EMI brain scanner.  A highly 
collimated pencil beam and one or two detectors swept across the object in a 
translational fashion at each imaging position to collection transmission data as 
illustrated in Figure 3‐1(a).  Then the x‐ray source and detector pair rotated around the 
object for another degree to the next imaging position to repeat the translational 
projection image acquisition until 180° coverage is reached.  First generation CT scanner 
normally would require 4.5 to 5 minutes to acquire the entire dataset which restricted 
the screening throughput.  The second generation scanners use multiple pencil beams 
coupled with a leaner detector array, resulting in a small‐angled fan beam geometry 
whose apex originates at the x‐ray tube depicted in Figure 3‐1(b).  The fan beam 
translates across the object to collect a set of transmission data. Afterwards, both 
source and object still needs to rotate to the next imaging position, with a rather large 
angle compared to the first generation though. The larger rotational increments and 
increased number of detectors shorten the scanning time to the range from 20s to 3.5 
minutes.  As showed in Figure 3‐1(c), the third generation scanners are still based on the 
fan‐beam geometry, with a fan angle large enough to cover the whole object. Therefore 
the rotational motion required for data acquisition is further reduced.  The fourth 
generation scanners are equipped 600 or more detector units as a stationary ring 
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CT technology has become a widely used diagnostic and probing tool in all sorts 
of areas.  However, the rather large spatial resolution of clinical CT scanners could not 
meet the needs for high‐resolution application, for instance, small animal imaging. 
The spatial resolution of a CT scanner is determined by the focal spot size of x‐
ray source and detector element size.  As micro‐focus x‐ray tubes with micrometer level 
focal spot become available, Micro‐computed tomography (micro‐CT) technique has 
been developed to yield tomographic images of small objects [15, 18, 19].  
It is actually a scaled down version of medical CT scanner but with much higher 
spatial resolution, typically in the order of 10s of micrometers [15, 18‐20].  Micro‐CT has 
become a powerful diagnostic tool for high‐resolution imaging of bone structures and 
soft tissues of small animals, [14, 15]  materials analysis, and inspection.   
 
3‐2 Micro‐CT	imaging	system	with	single‐beam	CNT	micro‐
focus	x‐ray	tube	
 
Simply speaking, X‐ray computed tomography is an imaging modality that 
provides anatomical data by measuring the attenuation of x‐ray beam as it passes 
through an object.  In order to reconstruct two‐dimensional images of a slice within the 
object, x‐ray attenuation projection data need to be acquired from multiple angles. 
Therefore the x‐ray source equipped in a CT system affects its imaging capability directly.  
Conventional thermionic x‐ray tubes are currently widely used for x‐ray generation in 
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As described above, this system uses a single x‐ray beam in a step‐and‐shoot 
mode; the total scanning time for 400 projections is around 400s.  If operated in gated 
mode, scanning time is essentially extended to 15‐30 minutes depending on the 
respiratory and heart rates of the mouse.[26] 
 
3‐3 Design	of	a	Multi‐Beam	Micro‐CT	system	based	on	CNT	
field	emission	technology	
 
3‐3‐1 The	evolution	of	CT	geometry	for	faster	scanning	
 
High screening throughput and faster scanning speed is always desirable for CT.  
With the improvements in x‐ray source and informational technology, the scanning 
speed has already increased [21, 27].  As introduced in previous section, over the 40 
years of CT development, it has evolved several generations, and each evolution comes 
with improvement in scanning speed.   From the 1st generation’s pencil beam translate 
and rotate scanning scheme to the 2nd generation’s fan‐beam, the scanning time to 
acquire a full dataset decreases from around 5 minutes to 20s.  With larger fan‐angle 
beam that covers the whole body, the 3rd generation CT scanner could finish a whole 
scan in 1 to 3 seconds.  Fourth generation scanners equips with a stationary multi‐
detector ring and only needs to rotate the x‐ray tube, with a similar fan‐beam scheme, 
the scanning time is also very short.   
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generate a scanning x‐ray beam is to use as many x‐ray sources as needed in a geometry 
that provides sufficient angle coverage for tomographic imaging. 
With our novel CNT field emission x‐ray source, we can fully take advantage of 
low operating temperature, instantaneous response time, and great design flexibility. 
Here we presented the very first step towards the development of a stationary gantry‐
free micro‐CT scanner. To evaluate the feasibility, a prototype multi‐beam micro‐CT 
(MBµCT) scanner using a small segment of a CNT x‐ray source array was constructed. 
The source comprises 20 discrete CNT based field emission pixels. Each CNT pixel has its 
own electronic control circuitry and can be addressed independently. The multi‐beam x‐
ray source array can be programmed to generate a scanning x‐ray beam. The micro‐CT 
scanner using this source array is able to capture up to 20 projection images from 
different viewing angles without any mechanical movement of the system.  After one 
linear scan from 20 pixels, the object would rotate 36° to the next imaging position until 
it finishes a full 360° rotation within only 10 steps. 
3‐3‐3 System	overview	
 
The geometry of this scanner is shown in Figure 3‐7. The angular resolution of 
the system is equal or less than 2°, with 36° coverage from the entire linear source.  The 
total length of the 20‐pixel cathode array is 10 cm with a pitch of 5mm between two 
adjacent pixels. The shortest source‐to‐object distance (SOD) to be 14.5cm. For the 
linear array, the actual distance between the x‐ray focal point and the object varies from 
beam to beam. The source‐to‐detector distance (SDD) was set to 21.7 cm to achieve a 
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structure maybe more desirable for imaging purpose [39]. The linear x‐ray source 
comprises of a CNT field emission cathode array as the electron source. In the electron 
beam path downstream of the CNT cathode, the rest of the x‐ray source assembly 
includes a gate extraction electrode, a two‐stage Einzel electron focusing lens, and a 
Molybdenum x‐ray anode.  Tungsten mesh (100‐mesh) is used as gate to extract the 
electrons from the cathode. The diameter of the tungsten wire is 0.001”, thus the 
opening of the mesh is 81% of the total area. Several pieces of glass chips with 150‐µm 
thickness are place between the cathode and the gate as the spacer. 
The following power supplies connected to the four electrodes of the MBFEX 
source array, respectively, are: Matsusada AU80P15 (80 kV/15 mA) for anode, Glassman 
PS/FC03P40 (3kV/40 mA) for gate electrode, Stanford Research PS350 (2.5 kV/10 mA) 
for both focusing electrodes. A Keithley 2000 multimeter was used to record the 
cathode field emission current. Each of the 20 CNT cathodes is connected to a metal‐
oxide‐semiconductor field‐effect transistor (MOSFET) switching circuit. The design of the 
molybdenum x‐ray anode adopted the line focusing principle introduced in Chapter 1 
with a 12 degree tilting angle. Figure 3‐9(b) shows the 20‐beam x‐ray source array 
assembled before it was put inside the vacuum chamber. The 20‐beam MBFEX source 
was sealed in a high voltage compatible 6‐way cross vacuum chamber operated at 10‐9 
Torr vacuum. A 400µm thick 6” Beryllium window was installed on the front side of the 
vacuum chamber as the x‐ray beam exit port. In order to generate x‐ray radiation, field 
emission electrons are extracted from the CNT cathode unit by applied gate electric field 
and traveling through the focusing lens structure and hit the anode. The electric 
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potential applied on the focusing electrodes would provide focusing power to form a 
fine electron focal spot on the anode surface and generate x‐ray radiations. 
The key component of this newly developed MBFEX source is an integrated CNT 
field emission cathode array with 20 field emitting units. The previously reported MBFEX 
source simply used multiple standalone cathodes arranged together to form a cathode 
array [7, 40, 41]. In that case, each cathode unit was fabricated separately with its own 
electron emission cathode and corresponding electron emission extraction and focusing 
electrodes. The assembled cathode array is simply a scaled‐up version of its single unit 
counterpart. The standalone cathode array design approach works for simple multi‐
beam x‐ray system design needs only small number of x‐ray beams (e.g. less than 10) 
and relative low x‐ray source packing density. For a more complex system requiring up 
to hundreds of x‐ray beams, such as the proposed multi‐beam scanners for 
tomosynthesis and computed tomography applications, as the number of x‐ray units 
(beams) goes up, the standalone design approach becomes cumbersome and 
sometimes even infeasible due to the increasing complexity of system design. On the 
other hand, for applications requiring high spatial resolution such as micro‐CT imaging 
of small animal, there is a demand on MBFEX source with much higher x‐ray source 
packing density (as small as few mm in source pitch) which cannot be easily achieved 
with the current MBFEX source design based on simple assembly of standalone single x‐
ray source unit. More important for the current MBFEX source fabrication, each 
standalone cathode unit is fabricated independently. In terms of consistency of cathode 
performance, any small uncontrollable variation during the complex fabrication 
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procedure could cause significant change of cathode emission property eventually. Each 
electron emission cathode needs to be further assembled with the rest of cathode 
assembly (gate and focusing electrodes). This assembling procedure may introduce 
more uncertainties and errors, e.g. misalignment of cathode, gate and focusing 
structures. Overall those intrinsic issues could hinder the implementation of the MBFEX 
technology, especially for applications that a large number of cathode units are required.   
With the recent development of CNT cathode deposition and micro‐fabrication 
techniques, it is possible to achieve an integrated cathode array design with more 
compact device size, higher packing density and more consistent cathode emission 
property. Here we demonstrated the feasibility of a novel cathode array design by 
fabricating a 20‐beam CNT field emission cathode array on a single piece of glass chip 
substrate. As shown in Figure 3‐10(a), a glass substrate with dimensions of 
113mm×28mm was used as the cathode substrate. A total of 20 parallel Ag lines for 
conducting electrical current were printed on the glass substrate with a center‐to‐center 
distance at 5mm. The Ag lines serve the purpose of providing the individual control of 
field emission current from each CNT cathode unit. The printing procedure was 
optimized to achieve strong adhesion between the Ag layer and the substrate.[42] 
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annealed in vacuum and mechanically activated before it was used for the field emission 
test later on.  
With such integrated cathode array design, important geometric parameters 
such as cathode shape, cathode location and cathode pitch can be predefined and well 
controlled during the fabrication process, which is important for the alignment between 
the cathode, gate and focusing electrodes. Better system alignment generally translated 
to finer focal spot and higher electron beam transmission rate, which is desirable for an 
x‐ray tube. Compared to standalone cathode design, the integrated design also greatly 
simplified the wiring and assembly of the x‐ray source. This new design of cathode also 
allows higher cathode packing density, which is important for applications such as 
micro‐CT imaging where a great number of beams are required to achieve higher spatial 
resolution. 
To achieve better system imaging resolution, a finer focal spot is always 
preferred. Based on a series of computer simulations on electron optics using a 
commercial software package Vector Fields 10.5 (Cobham Technical Services), a two‐
stage focusing electrode structure was introduced to achieving the focusing power 
required for micro‐CT imaging application. As shown in Figure 3‐11(a), the two‐stage 
focusing design was based on so‐called Einzel focusing structure, a concept widely used 
in electron microscopy and other electron optical applications. In our previous 
investigation, such design has been successfully applied to a single‐beam micro‐focus x‐
ray source to achieve a fine focal spot suitable for small animal imaging[43]. For the 
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tuning the focusing voltages, it is possible to achieve isotropic focal spot size around 
100µm. 
3‐3‐5 System	control	circuitry	and	software	interface	
 
In our imaging application, accurate timing control and synchronization of the 
detector and the 20‐beam x‐ray sources is essential. A MOSET based timing control 
circuitry is made for the purpose.  The circuitry couple with a FPGA (field‐programmable 
gate array) data acquisition board (model: NI PCI‐7830R) and our homebrew software 
interface has achieved that. 
The control circuitry and its general working principle are showed in Figure 3‐12. 
The MOSFETs (STMicroelectronics, model: STP4N150) used in this circuit have a voltage 
rating of 1500V.   During imaging acquisition mode, gate, focusing 1, focusing 2, and 
anode electrodes are maintained at constant potentials. Each of the 20 CNT cathodes 
are connected to the Drain side of the MOSFET, while the Gate sides of which are 
connected to the FPGA card through a ribbon cable.  Sources of these MOSFETs are 
grounded.   
FPGA card is then controlled by the software to send out TTL signals in desirable 
waveform and sequence. When TTL trigger signal is set at low state, the conduction 
channel between the source and the drain of the MOSFET is closed.   CNT cathode is 
potential floated relatively to the common ground, thus no electron could be emitted 
and no x‐ray generation. On the other hand, when the TTL trigger signal is set at high 
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All the major components, such as x‐ray sources, rotary table and detector, in 
this system are connected and controlled by the homebrew software UI written in 
LabVIEW as shown in Figure 3‐14. 
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Chapter	4 Preliminary	characterization	and	
other	imaging	applications	of	multi‐beam	micro‐
CT	
 
In previous chapters, I started with the background introduction to both X‐ray 
generation and CNT field emission technology, and then the motivation and design of a 
multi‐beam micro‐CT scanner.  Through the discussion, we conclude that CNT field 
emission x‐ray source has unique properties which could overcome some of the intrinsic 
disadvantages of the conventional thermionic source.  The electric field driven CNT field 
emission source provides fast switching time and precise timing control for x‐ray 
imaging.  The design flexibility of CNT source has encouraged us to develop imaging 
systems with novel geometries.  
 
4‐1 System	Integration	
 
The multi‐beam micro‐CT (MBµCT) system is assembled following the design 
introduced in Chapter 3.  The 20‐beam integrated CNT field emission source array is 
fabricated with EPD and carefully processed with vacuum annealing and activation 
described previously.  All the parts in the in‐vacuum assembly have been cautiously 
cleaned and polished for the removal of loose particles and protrusions on the surface.  
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Both mechanical and electric polishing procedures are applied to the stainless steel 
parts.  The Molybdenum target is carefully polished and cleaned with a special chemical 
solution.  All the metal parts then go through a Hydrogen annealing process for 
degassing purpose.   A tungsten mesh is spot‐welded on a stainless steel surface as an 
electron extraction gate.  The mesh needs to be welded while maintaining the surface 
flatness to avoid shorting between the gate and cathode substrate due to the small 
spacing. 
Then the cathode substrate, glass spacers and three layers of electrodes are 
stacked together with insulating spacers in between to maintain the spacing required 
for electron beam focusing based on our simulation.  Four ceramic bolts are used to 
help secure the stacked electrodes.  A specially designed multi‐beam electronic 
connection unit is used to connect individual CNT cathodes to the external MOSFET 
based control circuit through a multi‐pin feedthrough.  As shown in Figure 4‐1(a), 20 
spring‐loaded pins are installed in a ceramic bar.  The ceramic bar has 20 holes matching 
the spacing of those silver conducting lines on which the elliptical CNT cathodes are 
deposited.  The pins are installed in the matching holes so that each of the pin sits right 
on top of a cathode line.  When the connection unit is fastened to the glass cathode 
substrate by 2 ceramic bolts at two ends, all 20 pins would be pressed down and form 
tight contact with the cathode lines. The connection unit is then wired to the multipin 
feedthrough via a UHV rated ribbon cable as shown in Figure 4‐1(b).  At this point, 20 
CNT cathodes become individually addressable through the wiring between the 
connection unit and external circuit. 
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Figure 4‐7(b) represents a scanning beam generation scenario.  Channels 1 to 4 
indicate the first 4 x‐ray beams in the 20‐beam source respectively.  A 100ms, 50% duty 
cycle pulse is programmed to generate from beam 1 to 20 one after another without 
interruption. 
A multiplexing scanning scheme is showed in Figure 4‐7(c), in which channel 1‐4 
still represent the first 4 x‐ray beams.  In such timing scheme, one or more x‐ray beams 
are switched on simultaneously within one imaging cycle based on a certain 
mathematical sequence. From Figure 4‐7(c), we can conclude that our multi‐beam 
micro‐CT system is capable of generating multiplexing beams. 
Overall our MOSFET based controlling circuit has enabled precise 
synchronization between x‐ray pulse generation and detector imaging cycle.  With this 
mechanism, our multi‐beam micro‐CT scanner become a more powerful tool and test 
platform for potential imaging applications.  
4‐2‐3 Focal	spot	size	characterization	
 
In our system design phase, a 100 µm effective focal spot size is targeted for the 
CNT MBFEX in order to provide sufficient system resolving power for micro‐CT imaging.  
As a result of its multi‐beam geometry, uniform focal spot size among different beams is 
much appreciated for better image quality.  
Following the European standard EN12543‐5[2] a customized cross‐wire 
phantom (1 mm tungsten wires) was used for our focal spot measurement.  The focal 
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spot size of the x‐ray tube was obtained based on the penumbra of the cross‐wire 
phantom image along two orthogonal directions. The electrical potential applied to the 
focusing electrodes was adjusted to achieve optimal focusing voltage conditions. As 
shown in Figure 4‐8(a), LabVIEW program was compiled to automatically calculate the 
focal spot size from the captured cross‐wire phantom image. Magnification factor in this 
experiment was about 7.  Based on the simulation results showed previously, several 
focal spot size measurements were taken with respect to different electric potential on 
both focusing electrodes.  We could reach optimized focal spot sizes at about 107±5 µm 
in vertical direction and 118±6 µm in horizontal direction. Here the focal spot size in 
vertical direction originates from the long axis of elliptical cathode, while the focal spot 
size in horizontal direction is from the short axis.  The electric potentials to achieve such 
optimal focal spot size were around 1700±88 V on first focusing electrode (focusing 
electrode 1), and 2150±71V on the top focusing electrode (focusing electrode 2). The 
small variation of focusing voltages required to achieve optimal focal size of different 
cathodes were primarily due to the slightly varied cathode assembly characteristics. The 
experimental results generally agreed with the simulation results showed in Chapter 3. 
But we also noticed the offset of focusing voltages between simulation and 
experimental results. Further analysis indicated that it was mainly due to the simplified 
computer model used for simulation and slightly different boundary conditions applied 
in the model.  
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experiment. In order to make sure that the detector was able to capture all the 
projection images generated by the multi‐beam source array, we reduced the distance 
between the imaging object (mouse) and x‐ray detector to 3 cm. The SOD was set at 
17.5 cm and the mouse was aligned with central line of the 20‐beam x‐ray source array. 
The SDD was 20.5 cm for the scanning. 
In order to acquire the entire set of projection images, the mouse was rotated by 
a total number of 12 times with 28º per step. At each fixed mouse position, the 20‐
beam x‐ray source array was electronically triggered to generate a scanning x‐ray beam 
and the mouse was irradiated from 20 different viewing angles sequentially. The x‐ray 
area detector running at 8 FPS at 2×2 binning mode with 200μm×200μm pixel size was 
used to record the image. It was synchronized with the field emission triggering signal 
and a total of 20 projection images were recorded. The raw data were processed using a 
MATLAB based program written in house. During the CT scan, the anode voltage Va was 
fixed at 40 kV. The gate voltage was set at 2 kV while the focusing voltage at 1.5 kV 
based on the results of the field emission measurements done previously.  
In Figure 4‐11, we showed three sets of projection images generated by the CNT 
x‐ray pixel 1, 6, 13 and 16. Each set of images was corresponding to a certain rotation 
position of the mouse (0º, 112º, and 224º respectively). The projection images 
demonstrated good bone delineation and soft tissue contrast. The images also showed 
reasonable spatial resolution of the MBμCT scanner, although it was partially because of 
the short distance between mouse and x‐ray detector (low magnification). 
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MBμCT scanner is currently under development. Some of the results from our 
collaborators have been published recently[3]. 
Our current scanning protocol has an angular step at about 2º for a CT scan. The 
higher angular sampling density, for example angular step at 1º can be easily achieved 
by performing two consecutive scans with 1º offset for the second scan. In this case, it 
will take 20 steps instead of 10 steps to get a 360° full scan. 
The reduction of scanning time due to fewer rotations has been tested in our 
experiment. Based on our current system with a Velmex 4800 series rotary table at 
rotation speed of 25°/s, we estimated that for a typical scan of 400 projection images, 
the time spent on rotation can be reduced from 60s to about 15s. We calculated the 
projected scanning time for the MBμCT scanner according to its scanning configuration 
and the maximum tube current generated by the CNT field emission cathode (10mA 
based on the cathode size). On the other hand, the scanning speed of the current 
prototype system was also limited by its slow x‐ray detector readout cycle (8 FPS at 2×2 
binning). Once equipped with a high speed x‐ray detector, it should be able to reach a 
scanning time around 20 seconds (including 15 seconds needed for 20 rotations). The 
future development of a full scale stationary MBµCT will allow a scan time around 5 
seconds attributed to its ideal motion‐free feature. 
 
4‐4 Multiplexing	imaging	investigation	
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Upon reaching the mechanical limit of gantry rotation speed, novel geometry for 
CT scanner is needed to surpass the bottleneck and achieve higher throughput. 
Previously we have introduced the design and preliminary characterization of a multi‐
beam micro‐CT scanner. With its multi‐source setup, other novel imaging methodology 
naturally became a very interesting topic to investigate.  
4‐4‐1 Multiplexing	with	CNT	field	emission	x‐ray	
 
Multiplexing/demultiplexing has been widely used in telecommunication 
industry for more than 3 decades. By definition, multiplexing (MUXing) is a process 
where multiple analog or digital signal streams are combined into one mixed stream 
over a shared transmitting media; on the other hand, demultiplexing (DEMUXing) is the 
reverse process to separate superimposed signal streams out. This concept has not been 
introduced to radiography until the emergence of our distributed x‐ray source array 
based on carbon nanotube field emission technology.  With our technology, individual x‐
ray emitting pixels are easily deposited in any desired geometry, forming a multi‐beam 
x‐ray source array which would be digitally controlled. Field emission x‐ray source has a 
natural advantage in being digitalized as a result of its instantaneous response to the 
extraction electric field.  Electrons would emit instantaneously upon the appearance of 
extraction field, and emission would stop once the electric field is removed. Therefore, 
it’s convenient for us to use digital pulse train to trigger electron emission from the 
multi‐beam source to generate x‐ray pulses in desired pattern. Also, the x‐ray beams 
coming out from different emitting pixels will penetrate the object in iso‐center with 
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different angles, thus information of the object at different projection angles can be 
acquired on detector, similar to conventional CT scanner.  The difference is that 
mechanical movement is not needed to acquire projection images from different angles. 
The transition from mechanical to electronic greatly reduced the amount of time 
needed for enough angular sampling.  
To further improve the data acquisition speed, multiplexing provides a possible 
solution where images from multiple angles could be acquired simultaneously and then 
separated by DEMUXing afterwards. There are many types of MUXing such as 
frequency‐division MUXing (FDM), time‐division multiplexing (TDM). We have 
investigated FDM in previous research where the signals are modulated by different 
frequencies[4]. In this study we mainly focus on binary multiplexing where the signals 
are modulated by a series of sequence determined by Hadamard code showed as Figure 
4‐12. The “1” status corresponds to x‐ray beam on, while the “0” status corresponds to 
x‐ray beam off.  In each recorded time frame, there would be 4 x‐ray beams on 
simultaneously and a superimposed projection image of the object being acquired by 
the detector.  After the entire 7 sequences, projections from 7 different beams, 
essentially 7 different angles would be recovered, or DEMUXed. We have verified that 
with N beams in a source array, binary MUXing would have a factor of (N+1)/2 gain in 
speed compared to sequential mode given the constant dose case.[5]  
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During the quantitative analysis, we noticed that the intrinsic fluctuation on this 
specific detector is relatively large and there were quite a few non‐uniformities such as 
bright spots and dead pixels with intensities varying in temporal domain as well, which 
would greatly alter the analysis results. In order to fully utilize the acquired data, a 
correction algorithm was introduced to remove those. A threshold value was carefully 
set to exclude any abnormal leap or drop in intensity such as bright spots and dead 
pixels et al over the entire FOV.  Both dark and raw images were corrected with the 
same algorithm. Then average of the entire dark image data was taken and used as a 
reference image which then was subtracted from each raw image after correction. A 30 
pixel × 30 pixel region was chosen within uniform attenuated area in each projection 
view and use it as the ROI for analysis. The dark frame correction and subtraction 
process is shown in Figure 4‐18. 
4‐4‐3 Results	and	Discussion	
 
We noticed that some noise sources are independent of the signal level. They 
are: the output amplifier noise, camera noise and clock noise. They can be combined in 
a single equivalent noise source. The level of this source is called readout noise, and is a 
characteristic of the camera.  It can be expressed in electrons, or in the camera output 
units (ADU). Here we set up a simple model to investigate the noise of a pixel value on 
CMOS detector. The read‐out value from a pixel is:  
  0 ( )r d ps s G S S      Equation 4‐1 
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Where sr is the total signal we can read‐out from the detector in ADU, s0 is a 
fixed bias introduced by detector electronics, Sd is the number of dark electrons and Sp is 
the number of x‐ray photons hitting on the detector after the attenuation of the object. 
G is a coefficient describing how many ADUs/electron the camera produces, for 
convenience we simply call it gain. 
As described previously, there are two types of noise contribute to the standard 
deviation of the ADU measured from the detector, we can simply take it as the mixed 
noise in the raw image σr, and the read‐out noise is σ0, while the quantum noise is σp. By 
applying the law of error propagation toEquation 4‐1, we have 
   
22
2 2 2
0
0
r r
r p
d p
s s
s S S
               
  Equation 4‐2 
As we know that the photon shot noise, or in other word quantum noise σp is 
proportional to the square root of the signal, we have 
  ( )p d pG S S     Equation 4‐3 
         
Therefore, Equation 4‐2 becomes  
  2 2 20 ( )r d pG S S      Equation 4‐4 
When dark frame subtraction is introduced, we subtracted an averaged dark 
frame from the raw image.  Similarly, we have 
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  2 2 20d dG S     Equation 4‐5 
After dark frame subtraction, the noise expression in final image would be: 
  2 2 202 (2 )d pG S S      Equation 4‐6 
While the signal in the final image is s=GSp 
We can rewrite Equation 4‐6 into: 
   22 2 2 202 2 pG Sd G S       Equation 4‐7 
As we all know, electronic noise comprises not only noise from read‐out bias, but 
also from the dark current. If we denote 2 202 2e G Sd   , now Equation 4‐7 
becomes     
  2 2e Gs      Equation 4‐8 
It is very obvious that, in a dark frame subtracted final image taken by a detector 
operating at certain integration time, the signal, in other words, intensity of a ROI read 
out in ADU has a linear relationship with the square of the standard deviation of pixel 
values in the same region, with the square of electronic noise as the intercept.  And we 
noticed that the slope of this straight line corresponds to G, which we defined earlier as 
detector gain. Now that we have data from 4 identical exposures across 7 independent 
x‐ray beams, with 31 different exposure windows respectively, it would provide 
sufficient sampling for extrapolation    
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  Equation 4‐10 
Then the subtracted dark frame becomes 
   
2
21 1
0 0 2( )
N N
d i ei
i i
ds d e
S
S s s G S
N N

      
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  Equation 4‐11 
 
Electronic noise is also greatly related to detector intergration time, whereas in 
our experment, this parameter was kept constant, therefore, σe could be modeled as a 
constant component. Also the detector is operated in a well‐cooled condition where the 
change of dark electrons induced by temperature change could be neglected.  In the 
meantime, averaging multiple dark frames will smooth out the random noise in a single 
dark frame, getting closer to the true bias of the pixels. When subtracting the reference 
dark frame out from any single dark frame, we have   
  11ds e N     Equation 4‐12 
It is obvious that, the larger N is, the closer σds to true electronic noise σe will be. 
Figure 4‐20 depicts one single dark frame and the final image after the subtraction of 
the reference. 
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it’s essentially impossible for multiplexing mode to outperform sequential mode in 
terms of SNR.  
To investigate the possiblity of using binary multiplexing radiography for better 
image quality, we’ll need to locate a low‐dose region where the quantum noise is small 
enough for electronic noise to become dominant.  
Now that we have figured out the relative relationship between the electronic 
noise and quantum noise in our specific imaging setting, a further analysis is carried on 
to directly compare the SNR of a certain ROI in sequential imaging mode and 
multiplexing mode.  Another set of images is acquired with the same SNR phantom and 
imaging geometry.  Given the currently imaging condition, an x‐ray exposure longer 
than 50ms per frame would still be in the photon noise dominant region as indicated in 
Figure 4‐22. We set the detector at constant 1 fps and vary the x‐ray exposure from 
50ms, 25ms down to 10ms.  A 30 pixel ൈ30 pixel ROI is chosen within a sub‐region with 
uniform attenuation on the FOV.  Then the SNR of thie ROI is calculated from both 
demultiplexed and sequential image, denoted as SNRMUX and SNRSEQ respectively.  A 
single demultiplexed image origninating from one beam is used to compare with its 
sequential counterpart with the same length of x‐ray exposure.  This is essentially a 
constant time case in which multiplexing mode is able to deliver 4 times higher the dose 
than sequential imaging within the same amount of time. 
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compromised image quality.  In some of the dose limited, high throughput screening 
case, such as IGRT, multiplexing radiography might be able to contribute. 
On the other hand, in constant time mode, only at extreme low quantum noise 
senario, multiplexing could offer even higher image quality than sequential imaging.  It 
might be useful in a situation that needs the system to deliver more dose during a 
certain amount of time when the peak power of individual x‐ray source is limited.  In 
such case, N  x‐ray sources would be able to deliver  1
2
N  times more dose in 
mutliplexing mode than in sequential mode. 
4‐5 Summary	
 
In summary, we have built a prototype MBμCT scanner based on the CNT field 
emission multi‐beam x‐ray technology, to evaluate the feasibility of a stationary gantry‐
free MBμCT. The system has been preliminary characterized and some of its basic 
characteristics have been measured. A mouse has been scanned using the device to test 
the imaging capability of the integrated imaging system.  Multiplexing imaging has also 
been demonstrated with the system. 
Our preliminary results show that the MBμCT scanner is able to provide images 
with decent imaging quality. It has the potential to deliver fast CT scan speed due to its 
novel scanning configuration. As a prototype system, it will be used to perform various 
feasibility tests for the future development of a fully stationary multi‐beam micro‐CT 
scanner. 
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Chapter	5 Conclusion	and	future	direction	
 
CNT field emission technology has become an excellent alternative way of x‐ray 
generation. As a result of its intrinsic field emission nature, fully digitally modulated x‐
ray generation, compact device size and flexible system design have been achieved with 
CNT x‐ray source.  
In this dissertation, I first introduced the fundamental background of x‐ray 
generation and CNT field emission technology.  Through the discussion, we realize that 
the conventional thermionic emission x‐ray source has some disadvantages that limit its 
usage toward certain applications.  The large amount of heat generation results in short 
life time and large device size, while the slow response time limits the temporal 
resolution of the x‐ray source.  It also requires complicated add‐on apparatus to achieve 
finer spatial resolution, and modulated x‐ray generation.  On the other hand, CNT field 
emission x‐ray source has shown some great advantages in terms of the 
programmability and flexibility for x‐ray generation.  With much simpler system design, 
CNT x‐ray source has been able to generate fully digitized x‐ray beam patterns.  Thus, 
novel imaging geometry becomes achievable for further investigation. 
CNT field emission x‐ray source has been successfully integrated in a compact 
micro‐focus tube to supply 100 µm isotropic x‐ray focal spot with 100W power rating.  
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Equipped with this x‐ray tube, a dynamic single‐beam micro‐CT scanner has been built 
and characterized.  The single‐beam micro‐CT system is becoming a powerful tool in 
longitudinal biomedical research for its free‐breathing live animal gated imaging 
capability.    
As the development of CT, faster scanning speed and higher screening 
throughput becomes more and more desirable.  However, the mechanical motion has 
become the bottleneck of further scanning speed improvement. Researchers have 
proposed various novel x‐ray sources and imaging geometry to answer this challenge 
such as EBCT and DSR.  These systems have achieved some encouraging progress but 
also suffer some intrinsic drawbacks which hinder their further development.   
With all the aforementioned unique advantages of our CNT x‐ray source, we 
proposed a multi‐beam micro‐CT scanner to test the idea of a gantry free CT geometry 
in which multiple x‐ray sources are used to provide sufficient angle coverage for 
reconstruction.  The overall design and preliminary characterization of this multi‐beam 
micro‐CT scanner is demonstrated.  A 20‐beam CNT linear x‐ray source is designed and 
fabricated to provide micro‐focus x‐rays for fine spatial resolution required in micro‐CT 
scanning.   A MOSFET based control circuit is built and bundled with a homebrew 
LabVIEW software package.  With such control electronics, the multiple CNT x‐ray 
sources are individual addressable.  Different pulsed x‐ray patterns could be easily 
generated to suit for different imaging modes with a touch away.   With the multi‐beam 
linear geometry, our imaging system is able to cover the object from 20 different 
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viewing angles without any mechanical motion. In order to test the feasibility of multi‐
beam CT scanning, a mouse carcass is scanned.  The results clearly demonstrated the 
multi‐beam motion free scanning scheme.  
Multiplexing radiography is also investigated with this system.  A mouse carcass 
is scanned with 7‐beam binary multiplexing radiography.  In this imaging mode, multiple 
x‐ray beams are switched on simultaneously at each of the 7 imaging cycles.  The x‐ray 
projections from different angles form a composite image of the object on the detector. 
Afterwards, projection data from individual x‐ray beam could be recovered 
mathematically from the composite images.  At the constant dose mode, 4 times of 
speed increase is achieved with the 7‐beam multiplexing.   To better understand the 
noise propagation in multiplexing.  The noise characteristics of our imaging system have 
been tested.  It has been confirmed that based on our imaging protocol and specific 
imaging setting, the system is operated in a photon noise dominant region.  Therefore 
the speed gain in multiplexing is compensated by the SNR loss compared to sequential 
imaging.   Multiplexing could still be very useful in applications which require high 
screening throughput and dose limited application such as IGRT. 
Being the first multi‐beam micro‐CT system based on CNT multi‐beam micro‐
focus x‐ray, this system has been a powerful testing platform for novel imaging 
geometry.  We fully realize that more work still needs to be done to better prepare this 
system for a comprehensive imaging application.  A thorough geometry calibration is 
needed for the multi‐beam system for the reconstruction, also specific reconstruction 
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algorithms are still under investigation.   Overall this multi‐beam micro‐CT system still 
holds great potential for future investigation and application. 
 
 
 
